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ABSTRAKT 
Tato práce se zabývá možnostmi určování perfúzních parametrů vaskulárního systému, a 
to s využitím kontrastem zesíleného ultrazvukového zobrazování, tedy neinvazivní 
metodou. Jsou stručně charakterizovány vlastnosti ultrasonografie a způsob využití 
kontrastních látek. Jako konkrétní metody analýzy perfúzních veličin jsou zvoleny 
metody Bolus-tracking, Burst-replenishment a jejich kombinace Bolus&Burst. Na 
podkladě těchto metod vyšetření jsou vytvořeny parametrické modely pro zpětnou 
aproximaci hledaných parametrů, a to za pomoci slepé dekonvoluce.  
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This thesis deals with the possibilities of determining perfusion parameters of vascular 
system, using contrast-enhanced ultrasound imaging, which is non-invasive method. 
Properties of ultrasonography and use of contrast agents are briefly summarized. The 
methods selected for perfusions analysis were Bolus-tracking, Burst-replenishment and 
both of them combined – Bolus&Burst. Parametric models based on these methods were 
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Ultrasonografie se řadí mezi nejrozšířenější a nejdostupnější diagnostické 
zobrazovací techniky dnešní doby. Patří obecně mezi první zobrazovací diagnostické 
techniky následující po klinickém vyšetření. Mezi její hlavní výhody patří především 
skutečnosti, že se jedná o zobrazovací diagnostiku neinvazivní a bezpečnou, bez rizika 
ozáření. Rovněž jsou získaná data pozorována v reálném čase, což poskytuje přínos v 
podobě dynamických obrazů s informací jak anatomickou tak funkční. Hlavní nevýhodou 
ultrasonografie je kvalita získaných obrazů, což ji činí značně závislou na operátorovi a 
na jeho zkušenostech s tímto vyšetřováním. Mezi další problémy patří nekvalitní nebo 
dokonce nemožné vyhodnocování, pokud se mezi oblastí zájmu a sondou nachází plyn, 
kost nebo tuková tkáň. Obraz je mnohdy zatížen nežádoucími artefakty.  
Pro zvýšení výtěžnosti ultrasonografických vyšetření se používají, podobně jako 
v ostatních zobrazovacích technikách, kontrastní látky. Použití kontrastních látek 
poskytuje nesrovnatelnou výhodu pro kvantitativní vyhodnocování vyšetření. Zatímco 
Dopplerovská sonografie má mezi ultrazvukovými vyšetřeními uznávanou pozici, teprve 
díky kontrastním látkám je možno hovořit o přesném a reprodukovatelném 
vyhodnocování zkoumaných parametrů v oblasti zájmu.  
Tato práce se zabývá perfúzním zobrazováním s využitím kombinace metod 
bolus-tracking a burst-replenishment. Je popsán princip ultrasonografického vyšetření 
a rozšíření této techniky použitím kontrastních látek. Dále se práce zabývá analýzou 
perfúzních kontrastních ultrazvukových dat. Cílem práce je vytvořit tkáňový model 
perfúze v tkáni. Tento model bude dále využit ke kvantifikaci perfúzních veličin 
z naměřených dat ultrazvukového kontrastního zobrazení. Toho má být dosaženo pomocí 
slepé dekonvoluce perfúzních veličin. Budou rozebrány a popsány metody řešení, 






1 ULTRAZVUKOVÉ ZOBRAZOVÁNÍ 
Ultrazvukové zobrazovací techniky jsou významnými metodami lékařské 
diagnostiky. Díky kombinaci svých vlastností mají jedinečnou roli na poli zobrazovacích 
modalit. Zatímco nevýhodami zobrazovacích modalit využívajících rentgenové záření je 
především radiační zátěž pacienta a modalit využívajících radiofrekvenční 
elektromagnetické pole je dlouhá doba akvizice a cenová nedostupnost, nastupuje na toto 
místo ultrasonografie, která zmíněná úskalí nepředstavuje. [1][2][9] 
1.1 Základní fyzikální princip 
Ultrazvukem se rozumí mechanické kmitání elementů (atomů, molekul) prostředí, 
které se šíří formou vlnění mezi jeho elastickými vazbami a které dosahuje frekvencí 20 
kHz a vyšších (do 1 GHz). V ultrasonografických vyšetřeních je využíváno obecně 
frekvencí v rozsahu od 1 do 20 MHz; pro nižší hodnoty frekvence platí nižší útlum, tedy 
průnik hlouběji do tkáně, ovšem za cenu snížení prostorové rozlišovací schopnosti, pro 
vyšší frekvence naopak. Toto vlnění tvoří signál, jehož zdrojem je řada měničů, 
obsažených v ultrazvukové sondě, sloužících i jako detektory (přijímače signálu). Měniče 
fungují na principu piezoelektrického jevu. Střídavé napětí vlivem nepřímého 
piezoelektrického jevu způsobuje mechanické vibrace krystalu. Opačný jev, tedy 
mechanická změna krystalu generující napětí, je využit při detekci příchozího signálu. 
Oba tyto jevy zjednodušeně znázorňuje následující obrázek. [2][4] 
 
Obr 1: Princip vzniku piezoelektrického jevu na krystalové mřížce [18] 
Ultrazvukové měniče tedy pracují ve dvou režimech: Režim vysílání a režim příjmu. 
V režimu vysílání je sondou generován krátký ultrazvukový impulz, který se šíří ve směru 
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daném vyzařovacím diagramem; ten je charakteristický daný pro typ sondy. Délka 
impulzu určuje prostorovou rozlišovací schopnost ve směru od sondy. V těle pacienta se 
ultrazvuk šíří téměř konstantní rychlostí (1 540 ms-1), výjimku tvoří vzduch (330 ms-1) a 
kost (4080 ms-1). V režimu příjmu sonda snímá příchozí vlny; na rozhraní tkání dochází 
k částečnému odrazu vlny, který se šíří zpět k sondě, kde je vlna detekována. Pokud je 
splněna podmínka konstantního šíření vlny, dochází k lineární transformaci prostorových 
souřadnic na časové. Šíření mechanického signálu je popsáno několika parametry: Již 
zmíněná rychlost šíření vlny, akustická impedance, koeficient útlumu. Akustická 
impedance je fyzikální veličina udávající odpor prostředí vůči šířícímu se vlnění. Vysoká 
hodnota více brání vytváření oblastí vyššího a nižšího tlaku, což vypovídá o hustém 
výskytu částic s málo pružnými vazbami. Takové částice jsou typické pro pevné látky. 
Naopak částice méně husté látky mají při stejném akustickém výkonu tendenci k většímu 
rozkmitu. [7][8] 
 𝑍 =  𝜌 ∙ 𝑐 [
𝑃𝑎 ∙ 𝑠
𝑚
]  (1) 
kde Z je akustická impedance, ρ hustota prostředí, c rychlost šíření vlny 
Koeficient útlumu je veličina popisující exponenciální závislostí míru útlumu 
intenzity signálu s rostoucí hloubkou. Je nepřímo úměrně závislý na frekvenci signálu. 
Jedná se o tzv. materiálovou konstantu – tedy závisející na typu tkáně. [7] 




]  (2) 
kde Ix je utlumená intenzita, I0 původní intenzita, α koeficient útlumu, x hloubka  
Následující obrázek ukazuje model odezvy tkáně na impulzy a jejich útlum 
v závislosti na hloubce. 
 
Obr 2: Ukázka závislosti útlumu ve formě odezvy na jednotkové impulzy 
Modulace ultrazvukového obrazu je dána rozdílnými hodnotami akustické 
impedance sousedících tkání. Relativní změně akustické impedance, tedy kontrastu, je 
úměrný tzv. koeficient reflexe, který tvoří primární parametr procesu zobrazení. [7] 
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 [−]  (3) 
kde r je koeficient reflexe, Z1, resp. Z2 jsou akustické impedance tkání na rozhraní 
Protože harmonické akustické vlnění má tendence za přítomnosti vhodných 
podmínek tvořit kavitační bubliny, hodnotí se riziko jejich vzniku za pomocí veličiny 
zvané mechanický index: [7] 
 𝑀𝐼 = 
𝑝
√𝑓
   (4) 
kde MI je mechanický index, p amplituda akustického tlaku ultrazvukové vlny, f 
frekvence vlny 
1.2 Tvorba obrazu 
Na každém rozhraní dvou tkání dojde k částečnému průchodu a částečnému odrazu 
části energie příchozího signálu. Míra odražené energie je úměrná koeficientu reflexe 
daného rozhraní. Vznik samotného (dynamického B) obrazu probíhá konstrukcí ze tří 
základních informací: 
 Laterální poloha odrazu signálu: Rekonstrukce z posloupnosti akvizice 
signálu na měničích (Delay Sum Beamforming [10]). Převedena na stranovou 
polohu v obraze. 
 Axiální poloha odrazu signálu: Závisí na časovém zpoždění odrazu signálu 
po jeho vyslání (Lineární transformace prostoru na čas). Převedena na 
výškovou polohu v obraze. 
 Intenzita odrazu signálu: Úměrná amplitudě přijatého odrazu; je třeba provést 
korekci útlumu. Převedena na stupeň šedi v obraze.  
Odraz nevzniká pouze na rozhraní tkání, nýbrž je tvořen i ve formě rozptylu 
tkáňových nehomogenit. Pokud se částice blíží svou velikostí vlnové délce uzv vlny, 
nastává Rayleighův rozptyl, kdy se částice stává všesměrovým zdrojem uzv vln. 
Interferencemi více takových vln vznikají artefakty v obrazu, tzv. speckle, jak naznačuje 




Obr 3: Schéma formování artefaktů typu speckle 
Hodnota intenzity toho rozptylu je sice zanedbatelně malá, nicméně díky 
obrovskému počtu nehomogenit se tato složka vlnění stává významným zdrojem šumu 
ve výsledném obrazu. [7][8] 
1.3 Zobrazování pomocí kontrastních látek 
Klíčem k dalšímu zdokonalování diagnostických zobrazovacích procedur, stejně 
jako k objevování nových technik, je využití kontrastních látek. Protože ultrasonografie 
patří mezi bezpečné a levné metody, eliminace jejích nevýhod je značně žádoucí. Tuto 
nevýhodu, nízkou kvalitu obrazu, lze do jisté míry obejít a eliminovat látkami zvyšujícími 
kontrast v oblastech zájmu.  
Kvalitativní zobrazování cévního řečiště pomocí ultrazvuku je obtížné, a to 
především z důvodu nízkých rozdílů akustických impedancí elementů krevního řečiště, 
především červených krvinek, a krevní plasmy. Krok vpřed zde představuje 
Dopplerovské zobrazování fungující na principu změny frekvence vlny odražené od 
pohybujícího se objektu v závislosti na relativní rychlosti pohybu objektu. Ovšem ani 
Dopplerovské zobrazení neumožňuje kvantifikaci některých základních parametrů 
průtoku krve. [9] 
 
1.3.1 Klasifikace kontrastních látek 
Kontrastní látky (k. l.) v ultrasonografii sestávají z použití koloidních roztoků 
mikrobublin o velikostech přibližně shodných, popř. menších než velikosti červených 
krvinek (0,1-10 µm), nanokapiček nebo lipozomů, souhlasně o velikostech mezi 
10 a 100 nm. Mikrobubliny obsahují nízkorozpustné plyny zapouzdřené 
v biokompatibilní membráně, která může mít různá složení – lipidy, biopolymery, 
proteiny. Rozptyl jejich velikostí umožňuje široké využití k nanesení k různým ligandům. 
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Membrána mikrobublin může být pevná nebo flexibilní s tloušťkami od 10 do 200 nm. 
[1][11] 
Následující obrázek je snímek mikroskopu, zobrazující vedle sebe erytrocyty a 
mikrobubliny; je patrná srovnatelná velikost.  
 
Obr 4: Ukázka mikrobublin (označeny bílou šipkou) vedle červených krvinek (černá šipka) [1] 
Vhodné kontrastní látky jsou inertní, stabilní při průchodu plicními cévami a srdcem 
a schopné přetrvat dostatečně dlouho dobu v krevním řečišti, aby bylo možné využít je 
pro zobrazovací vyšetření.  Toho je dosaženo obalením pouzdrem surfaktantů nebo 
použitím plynů s nízkým difúzním koeficientem. Použitý plyn má mít nízkou rozpustnost 
v krevním řečišti, neboť tato veličina rovněž zpomaluje difúzi plynu ven z bublin díky 
vytvoření osmotického gradientu, který působí v opačném směru. Rovněž četnostní 
rozdělení jejich průměru by mělo být úzké. [1] 
Mezi běžně používané kontrastní látky se řadí mj. nanočástice obsahující kapalné 
nebo pevné jádro. Tyto částice mají tendence být méně echogenické, a to z důvodu jejich 
nestlačitelnosti (viz následující kapitola) a jejich neschopnosti silně oscilovat s průchozí 
akustickou vlnou. Nicméně kapalné a pevné částice jsou stabilní i při nanoskopických 
velikostech, a tudíž mohou dosahovat výjimečných farmakokinetických vlastností. Díky 
jejich vyšší průchodnosti a retenčnímu efektu mohou nanočástice přetrvat v řečišti po 
dobu hodin a mohou být pasivně cílené.[11] 
 
1.3.2 Fyzikální podstata k. l. na založených na mikrobublinách 
Aby bylo možné využít mikrobubliny jako účinnou kontrastní látku, je nutné, aby 
byly schopné přetrvat v krevním řečišti. Hlavní činitel určující jejich životnost v krevním 
řečišti je difúzibilita plynu uvnitř mikrobublin, vyjádřitelná pomocí difúzního koeficientu 




 𝑡 =  
𝜌∙𝑟2
2∙𝐷∙𝐶𝑠
 [𝑠] ,  (5) 
 
kde t je čas trvání v mikrobubliny v krevním řečišti, r poloměr bubliny, D difúzní 
koeficient plynu, Cs koeficient nasycení mezi plynnou a tekutou fází; je úměrný 
rozpustnosti plynu 




























koncentrací rozpuštěného plynu a nasycení, ST povrchové napětí, p0 okolní tlak  
Lze si povšimnout látkových konstant, které naznačují, že doba trvání mikrobublin 
je značně závislá na vlastnostech použitého plynu. Tuto závislost zobrazují grafy na 
obr. 5. 
 
Obr 5: Závislost rozpadu mikrobublin na čase pro různé látky [1] 
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Mikrobubliny jsou ideální ultrazvukovou kontrastní látkou a to především proto, že 
jsou značně echogenní. Mikrobubliny jsou výrazně menší (0,1-10 µm), než je vlnová 
délka ultrazvukového signálu (100-1000 µm). Plynné jádro má nízkou hustotu a je dobře 
stlačitelné, což umožňuje velké rozsahy kontrakce a dilatace jejího poloměru v korelaci 
s procházející vlnou. Tento jev je rezonancí. Přirozená reakční doba mikrobublin na 
rychlé změny tlaku je v inverzní shodě s frekvencemi používanými v ultrazvukovém 
zobrazování, a to umožňuje využít těchto rezonancí k vytvoření silného echa. Následující 
obrázek znázorňuje tuto závislost. [1][12][13] 
 
Obr 6: Znázornění lineární závislosti rezonance bubliny na signálu [1] 
V závislosti na intenzitě akustické vlny a vlivem viskózně-elastických vlastností 
membrány  mikrobublin jsou oscilace buď lineární, nebo nelineární, a v takovém případě 
může odražený signál obsahovat vyšší harmonické složky. Při nízkém akustickém 
výkonu mikrobubliny produkují echo o stejné frekvenci jako signál, který je vybudil. Při 
zvyšování intenzity se projeví nelineární chování při změnách poloměru, jak ilustruje 




Obr 7: Znázornění nelineárního chování [1] 
 







 [Hz]  (7) 
kde f0 je základní frekvence, r je poloměr, γ adiabatická konstanta ideálního plynu, 
p0 okolní tlak 
To má za následek vytváření vyšších harmonických složek v odraženém echu. Ty mohou 
být užitečné, neboť je možné je využít k odlišení echa tkáně a kontrastní látky. Další 
zvyšování intenzity již vede k praskání bublin. Tohoto jevu bude dále také využito. [1] 
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1.4 Perfúzní zobrazování 
Perfúzní (neboli průtokové) zobrazení využívá kontrastních látek ke kvantitativnímu 
vyhodnocování získaných dat a k určování některých parametrů, které by jinak nebylo 
možno neinvazivně zjistit. Perfúzní analýza je využívána především v oblastech diagnózy 
ischemických a onkologických onemocnění. Zatímco perfúzní zobrazování, napojené na 
molekulární zobrazování má dlouhodobě své místo mezi modalitami jako jsou především 
oblasti nukleární medicíny – SPECT, PET, planární gamagrafie, ale i perfúzní CT a MRI, 
umožňuje použití ultrasonografie k perfúznímu zobrazování využít výhod (dostupnost, 
rychlost, cena) i nevýhod (kvalita obrazu) samotného ultrazvukového zobrazování. [14] 
Dynamické, kontrastem podpořené ultrazvukové zobrazování (DCE-US – Dynamic 
Contrast Enhanced UltraSonography) je technika perfúzní analýzy s využitím ultrazvuku. 
Základním kamenem perfúzního zobrazování je měření časově proměnné koncentrace 
kontrastní látky, přivedené do oblasti zájmu po nitrožilním zavedení. Protože 
mikrobubliny, používané jako kontrastní látka v ultrasonografii (US) neprocházejí cévní 
stěnou, lze tyto kontrastní látky využít ke kvantifikaci krevního toku, objemu a středního 
času průtoku teoretické částice v cévách. Při vyhodnocování dat se snímá intenzita echa 
– stupeň šedi v obraze je úměrný koncentraci kontrastní látky v daném místě zájmu. [6] 
1.4.1 Bolus-tracking 
Metoda Bolus-tracking umožňuje odhad některých parametrů tkáně z naměřených 
dat, které jsou snímané po aplikaci bolu.  
Je nitrožilně aplikován bolus kontrastní látky. Ihned je snímána oblast zájmu, kde 
střední hodnota intenzity jasu obrazu určuje koncentraci, a tudíž i množství příchozí 
kontrastní látky. Tato hodnota je zaznamenávána v čase, což vytváří křivku závislosti 
intenzity jasu na čase. Z těchto údajů se hodnotí jednak nepřímé parametry tkáně – 
maximum intenzity, plocha pod křivkou, sklon, tedy parametry, které jsou úměrné 
reálným parametrům tkáně, jako je objem krve nebo její průtok, ovšem z důvodu 
neznalosti koeficientů úměrnosti nejsou absolutně kvantifikovatelné. Dále se hodnotí 
přímé parametry – lokální difúze a střední čas průtoku. K modelování koncentračních 
křivek touto metodou se běžně používají matematické modely. [5][6][16] 
1.4.2 Burst-replenishment 
Tato metoda je založená na reperfúzi (obnovení průtoku) kontrastní látky po zničení 
jejich elementů v oblasti zájmu.  
Kontrastní látka je zavedena jako infúze. Následně je, po určité době umožňující 
dostatečný nástup kontrastní látky do oblasti zájmu a ustálení koncentrace látky v cévním 
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řečišti, aplikován akustický impulz o přibližné hodnotě mechanického indexu 1. Ten má 
za následek popraskání (burst) mikrobublin. V další fázi je sledován postupný přítok 
kontrastní látky do oblasti zájmu jako vývoj koncentrace v čase. Závislost koncentrace na 
čase má přibližně exponenciální funkci, ve které figurují parametry, mezi kterými je 




Tato práce se zabývá kombinací metod Bolus-tracking a Burst-replenishment, při níž 
je využito výhod zmiňovaných metod s možností absolutní kvantifikace přímých 
parametrů cévního řečiště. 
Je aplikován bolus kontrastní látky. Následně je sledována oblast zájmu a 
zaznamenávána měřená hodnota, podobně jako je tomu v případě metody Bolus-tracking. 
V pozdější fázi, kdy již nedochází k variaci množství kontrastní látky z důvodu 
recirkulace a koncentrace již jen stabilně ubývá, je aplikován vysokoenergetický puls, 
který zničí v oblasti zájmu mikrobubliny kontrastní látky. Do oblasti zájmu poté začne, 
podobně jako v případě metody Burst-replenishment, znovu přitékat krev nesoucí k. l. 





2 MATEMATICKÝ MODEL PERFÚZNÍ 
ANALÝZY  
Tato část práce se zabývá modelováním veličin perfúzní analýzy. Základní 
farmakokinetický model vychází z popisu koncentrace k. l. v závislosti na perfúzních, 
tkáňových vlastnostech. V případě DCE-US se oblast zájmu redukuje pouze na 
vaskulární systém, a to z toho důvodu, že mikrobubliny nejsou schopny, na rozdíl od k. l. 
jiných modalit, procházet cévní stěnou. Funkce koncentrace je závislá na krevním toku, 
arteriální vstupní funkci a tkáňové reziduální funkci: [6] 









, −] ,  (8) 
 
kde CR je koncentrace k. l. v oblasti zájmu, FB je tok krve vztažený na objem tkáně, AIF 
arteriální vstupní funkce, TRF reziduální funkce tkáně, t je nezávislá proměnná – čas, ∗ 
značí konvoluci 
Zatímco modality jako MRI, CT nebo dynamické techniky gamagrafie měří arteriální 
vstupní funkci, která je nezbytná k vyhodnocování parametrů tkáně, měření AIF pomocí 
ultrazvuku je problematické, a to hlavně z důvodů značného útlumu ultrazvuku při 
vysokých koncentracích k. l., nízkého prostorového rozlišení závislosti odraženého 
signálu na rychlosti toku krve, vznikem tzv. speckle v obraze, a obecně artefaktů, 
spojených z ultrasonografií. [5] 
2.1 Hlavní veličiny perfúzní analýzy 
Hlavní operací je zde slepá dekonvoluce na bázi maximální podobnosti. Slepá 
dekonvoluce je schopna, s využitím dostatečné výpočetní práce, najít správné řešení 
problému, ovšem pouze za předpokladu využití dodatečných informací o odhadovaných 
veličinách. V tomto konkrétním případě se stává oněmi informacemi reperfúzní fáze AIF. 
[6] 
2.1.1 Arteriální vstupní funkce – AIF 
Arteriální vstupní funkce popisuje schopnosti vyživující artérie, a to jako časovou 
závislost koncentrace látky v artérii, vstupující do a vyživující tkáň, resp. vaskulární 
systém v oblasti zájmu. Matematické, farmakokinetické modely přepokládají, že 
kontrastní látka vstupuje do cévy vyživující oblast zájmu ve formě ultrakrátkého bolu. 
Hodnota AIF popisuje následující vývoj množství této látky.  
Křivka počíná strmým nárůstem, jehož strmost je úměrná průtoku krve, pokračuje 
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strmým poklesem, který popisuje odchod k. l. z artérie, následuje menší, lokální 
maximum, které je způsobené recirkulací kontrastní látky – k. l. prošla celým řečištěm a 
přichází znovu do artérie, a relativně rovnoměrně rozloženou oblastí klesání, jež se dá 
popsat pomalu klesající exponenciálou, která je důsledkem rozpadu a vylučování 
mikrobublin především v plicích a také metabolismem. [5] 
2.1.2 Tkáňová reziduální funkce – TRF 
Tkáňová reziduální funkce popisuje vlastnosti tkáně jako systému. Jedná se o 
impulzní charakteristiku tohoto systému – odezva tkáně na jednotkový impulz. Popisuje 
zlomek koncentrace kontrastní látky setrvávající ve tkáni po průchodu v závislosti na 
čase. V případě jiných zobrazovacích modalit je TRF simulována množstvím různých 
modelů. V případě ultrazvuku se ovšem ukazuje, že nejvhodnějším modelem je 
nejjednodušší jednoparametrický model tkáně, a to z toho důvodu, že  mikrobubliny 
nepronikají do extravaskulárního prostoru. Řešením jednoparametrického modelu je 
klesající exponenciála: [5][6] 





 [−] ,  (9) 
 
kde Fb je tok krve vztažený na objem tkáně ([
𝑚𝑙
𝑚𝑖𝑛∙𝑚𝑙′
]), Vb je objem krve vztažený na 
jednotku objemu tkáně ([
𝑚𝑙
𝑚𝑙′
]), t je čas 
2.1.3 Hlavní hledané parametry – tok, objem krve, MTT 
Účelem celé analýzy je kvantifikovat parametry tok krve a objem krve, prošedší za 
dobu, nazývanou střední doba průtoku – MTT. Tyto tři parametry přímo i nepřímo 
figurují ve vztahu pro model tkáňové reziduální funkce. [5][6] 
 𝑀𝑇𝑇 =  
𝑉𝑏
𝐹𝑏
 [𝑠] ,  (10) 
2.2 Matematické modely tkáně – cévního řečiště 
Bylo vytvořeno 7 matematických funkcí, které aproximují křivku AIF, a to od 
jednoduchých funkcí, jejichž výhoda spočívá v malém množství popisujících parametrů, 
a které jsou rychle optimalizovatelné, avšak nedokáží věrně postihnout aproximovaný 
model, a tudíž přesně kvantifikovat hlavní hledané parametry, po funkce složitější, 
s vícero parametry.  
Ačkoliv se některé jednodušší funkce mohou jevit, z důvodu neschopnosti 
aproximovat definovaný vzor, zbytečné, je zde ve skutečnosti možnost využít je pro 
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aproximaci tkání, které nemají charakter zde používaného vzoru. Takové tkáně mohou 
být charakterizované nízkou propustností krve, to znamená, charakterizovány rychlým 
tokem krve a malým objemem. Nebo dokonce mohou být využity pro odhadování 
parametrů zvířat, například drobných hlodavců.  
2.2.1 Model AIF křivek 
Jako referenční AIF křivka byla použita Parkerova populačně průměrná křivka 
odvozená v [15] pro DCE-MRI jako: 
 











kde An jsou amplitudy, σn rozptyl, Tn posuv Gaussových funkcí; α amplituda, β strmost 
exponenciály; s strmost, τ posuv sigmoidy.  
 
Parametry použité pro výpočet této funkce jsou uvedeny v Tabulce 1: [15] 
 
 
Tabulka 1: Hodnoty parametrů populační křivky 
Parametr: An Tn σn α β s τ 
n = 1 0,809 0,170 0,056 1,05 0,169 38,078 0,483 
n = 2 0,330 0,365 0,001 
 
Křivka získaná výpočtem Parkerovy funkce za použití uvedených hodnot parametrů 




Obr 8: Referenční AIF křivka 
Hodnoty na vodorovných osách jsou všude souhlasně jednotky veličiny času, a 
měřeny v sekundách. V následujícím výčtu funkcí je čas zastoupen vždy značkou t. 
Během modelování byl časový rozsah zvolen na 200 sekund. Hodnoty na svislých osách 
mají rozměry dané veličiny, kterou každý graf popisuje.  
Následuje výčet použitých modelů AIF křivek, které byly dále použity ke zpětné 
aproximaci. Pro nalezení vhodných parametrů křivek bylo stanoveno hodnocení 
následující kvadratické kritérium definované funkcí:  
 
𝐾 = 𝑣1 ∙ ∑ (𝐴𝐼𝐹𝑟(𝑛) − 𝐴𝐼𝐹(𝑛))
2𝑖𝑛𝑑
𝑛=1 + 𝑣2 ∙ ∑ (𝐴𝐼𝐹𝑟(𝑛) − 𝐴𝐼𝐹(𝑛))
2𝑁−1
𝑛=𝑖𝑛𝑑   (12) 
 
kde v1 a v2 jsou váhy pro hodnocení jednotlivých dílů křivky, AIFr je referenční křivka, 
AIF odhadovaná křivka, ind je bod oddělení různých hodnocení křivky, N je celkový 
počet vzorků křivek 
Funkce rozděluje hodnocení aproximace křivky na dvě části – část první a druhé 
cirkulace a část vylučovací a to z důvodu odlišné významnosti odhadu těchto částí. 
Obecně je první část důležitější postihnout správně, a tak má v1 vyšší hodnotu.  
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 Na vyobrazených grafech jsou modely ve formě nejdokonalejší dosažené 
aproximace. A dále jsou modely srovnány pomocí této funkce. 
2.2.2 Jednoduchá exponenciála 
Model jedné exponenciály je definován předpisem:  
 
 𝐴𝐼𝐹(𝑡) =  𝑎 ∙ 𝑒−𝑐∙(𝑡−𝑡0)  (13) 
a i c jsou parametry křivky. a určuje výšku (jinak, přeneseně řečeno amplitudu) 
křivky, c určuje strmost; vzhledem ke znaménku před ním se jedná vždy o strmost 
klesající. t0 je posun křivky.  
Jedná se o nejjednodušší křivku, která by teoreticky mohla popisovat výše zmíněné 
případy tenkých cév s malým celkovým objemem celého vaskulárního systému. Křivka 
má pouze tři parametry a není schopna poskytovat přesné výsledky, pouze orientační.  
 
 





2.2.3 Lineární a exponenciální funkce 
Tento model (dále jako Lin.+exp) je definován podle předpisu: 
 




, 𝑡 ≤ 𝑡0
𝑎 ∙ 𝑒−𝑐∙(𝑡−𝑡0), 𝑡 > 0
  (14) 
 
Tato funkce je definovaná po částech jako lineární a exponenciální. Lineární část 
popisuje prudký nástup AIF křivky při prvním průchodu kontrastní látky. Funkce v sobě 
kombinuje jednoduchost exponenciálního modelu a schopnost popsat do jisté míry bolus 
v AIF. Model má dva parametry popisující tvar: a popisuje celkovou výšku funkce a c 
její strmost; a jeden popisující bod přechodu jedné křivky ve druhou (t0).  
 





2.2.4 Lineární a dvě exponenciální funkce 
Model, obohacen o další exponenciální křivku (Lin.+dvě exp.) je definován po částech 
jako:  
 𝐴𝐼𝐹(𝑡) = {
(𝑎1 + 𝑎2) ∙
𝑡
𝑡0
, 𝑡 ≤ 𝑡01
𝑎1 ∙ 𝑒
−𝑐1∙(𝑡−𝑡0) + 𝑎2 ∙ 𝑒
−𝑐2∙(𝑡−𝑡0), 𝑡 > 0
  (15) 
 
Tento model v sobě zahrnuje předchozí. Je navíc doplněn o druhou exponenciální 
křivku, která mu umožňuje postihnout klesající oblast AIF křivky, která odpovídá fázi 
stabilního vylučování k. l. Model obsahuje navíc další dva parametry – parametry druhé 
exponenciální funkce (a2, c2). 
 





2.2.5 Lineární, dvě exponenciální a gama funkce 
Model předchozí s přidanou gama funkcí (Lin.+dvě exp.+gama) je definován:  
 
 𝐴𝐼𝐹(𝑡) = {
(𝑎1 + 𝑎2) ∙
𝑡
𝑡0
, 𝑡 ≤ 𝑡0
𝑎1 ∙ 𝑒
−𝑐1∙(𝑡−𝑡0) + 𝑎2 ∙ 𝑒
−𝑐2∙(𝑡−𝑡0) + 𝑎𝑔 ∙ 𝑡
𝑘 ∙ 𝑒−𝑏∙𝑡 , 𝑡 > 0
  (16) 
 
Tento model dále rozvíjí předchozí a používá gama funkci pro možnost popisu 
recirkulační fáze reálné AIF křivky. To s sebou přináší další parametry a to parametry po 
popis gama funkce: ag jako výška, k rozptyl, b měřítko a, zde ve funkčním předpisu 
nezmíněn, posun gama funkce. Z důvodu komplexního řešení gama funkce v oblasti 
záporných čísel nelze posun gama funkce zapsat matematicky jako translaci po 
vodorovné ose (t-tx). Jako řešení bylo použito skokové funkce pro vymezení definičního 
oboru gama funkce jen v kladných hodnotách.  
 
Obr 12: Lineární, dvě exponenciály, gama funkce 
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2.2.6 Lognormální rozdělení 
Tento další model je definován takto:  
 
 𝐴𝐼𝐹(𝑡) =  𝑘1 ∙ 𝑒
−
log(𝑡)2






Dalším modelem byl součet dvou lognormálních funkcí. Lognormální funkce totiž 
obsahuje prudkou nástupnou část i pomalou sestupnou část, se snižující se strmostí. Druhá 
lognormální funkce by mohla popisovat oblast recirkulace. Také v tomto modelu byl 
použit posun funkcí jako v případě předchozím modelu, a to pro obě části funkce zvlášť. 
K dalším parametrům patří k, amplituda funkce a s, rozptyl. Každá funkce má vlastní tyto 
parametry.  
 




2.2.7 Lineární, dvě exponenciální a funkce kruhu 
Model lineární a součtu dvou exponenciálních funkcí s funkcí polokruhu 







 (𝑎1 + 𝑎2) ∙
𝑡
𝑡0
, 𝑡 ≤ 𝑡0
𝑎1 ∙ 𝑒
−𝑐1∙𝑡 + 𝑎2 ∙ 𝑒




, 𝑡 > 0
  (18) 
 
Tento model je podobný modelu lineární s dvojnásobnou exponenciální a gama 
funkcí, pouze místo gama funkce je zde přítomna funkce půlkruhová. Ta má za úkol 
obsáhnout recirkulační fázi. Její odlišností, a potenciální výhodou, oproti gama křivce je, 
že gama křivka má se změnou rozptylu tendenci špičatět, což je pro recirkulační část 
reálné AIF křivky vlastnost nevhodná. Nevýhodou kruhové funkce je rychlá sestupná 
část. Kruhová funkce zde zavádí své parametry výška (v), šířka (s) a posun. 
 
Obr 14: Lineární, dvě exponenciální a půlkruhová funkce 
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2.2.8 Tři gama funkce 
Poslední model je definován předpisem:  
 




  (19) 
 
Tento model je nejsložitější z použitých. Tři gama funkce popisují postupně bolus, 
recirkulaci a vymývací fázi AIF křivky. Opět použito programového posunu. Celkem má 
tento model 12 parametrů: Amplituda, rozptyl, měřítko, posuv – všechny pro každou 
z funkcí. Očekává se, že tento model dokáže nejdokonaleji postihnout aproximovanou 
AIF křivku, avšak za cenu velké výpočetní náročnosti. 
 





2.2.9 Zkosené normální rozdělení 
 𝐴𝐼𝐹(𝑡) =∑2 ∙ 𝐴𝑖 ∙ 𝑒
−
𝑡2






  (20) 
Tento model byl experimentální. Toto rozdělení má charakteristiky Normálního 
rozdělení (A výška, s rozptyl, posun) s přidaným parametrem α, zkosení. Počet realizací 
může být 2 nebo 3, podle požadované přesnosti. Tento model se ovšem ukázal býti spíše 
zátěží, nežli přínosem. Jeho použití je výpočetně náročné, odhad jeho parametrů končil 
příliš často v lokálním minimu, a schopnost dostatečně aproximovat referenční AIF 
křivku příliš nákladná ve srovnání s jinými modely.  
 
2.2.10 Srovnání dispozic křivek 
Křivky byly srovnány podle s využitím kvadratického kritéria definovaném jako 
(12). Koeficient značí míru odlišnosti modelové křivky s modelovanou. 















7433,6 2739,8 686,5 665,1 4840,1 672,3 38,4 
 
2.2.11 Model TRF 
Jak již bylo zmíněno v Tkáňová reziduální funkce – TRF, byl použit pouze 
jednoduchý jednokompartmentový model. 
 
 𝑇𝑅𝐹(𝑡) = 𝑒−𝛽∙𝑡  (21) 
 
Tento model má jen jeden parametr, a tím je β, což je de facto obrácená hodnota 
střední doby průtoku (MTT). Protože mimo MTT jsou hledanými parametry tok a objem 
krve, a protože tok krve figuruje v (23), lze objem krve vypočítat jako tok v střední době 
















]  (22) 
 
2.3 Postup modelování 
Určování parametrů perfúzní analýzy je založeno na slepé dekonvoluci. Vychází se 
z faktu, že naměřená koncentrační křivka je výsledkem konvoluce arteriální vstupní 
funkce a tkáňové reziduální funkce, vážené krevním tokem. Tkáňová reziduální funkce 
obsahuje veličiny, které je cílem zjistit. K tomu je zapotřebí odstranit vliv AIF, což 
vyžaduje její znalost. Na rozdíl od jiných modalit, není DCE-US schopna změřit AIF 
přímo. AIF, stejně jako TRF, je modelována matematickými modely s určitým 
množstvím proměnných parametrů. Namodelované funkce AIF a TRF podstoupí 
konvoluci, podobně jako je tomu ve tkáni.  
 𝐶𝑚(t) = 𝐹𝑏 ∙ 𝐴𝐼𝐹(𝑡) ∗ 𝑇𝑅𝐹(𝑡)  (23) 
 
Výsledkem této operace je odhad křivky koncentrace kontrastní látky. Následně je 
stanovena hodnota kritéria, a to podle kriteriální funkce: 








  (24) 
kde crit je skalár – hodnota kritéria, CR měřené hodnota koncentrace, Cm modelovaná 
koncentrace, w1, w2 hodnoty vah, ind1 a ind2 indexy ohraničující konec bolusové části a 
začátek burstové resp., N je počet vzorků křivek 
Kriteriální funkce je funkce závislosti nepodobnosti modelové a modelované funkce 
koncentrace na parametrech modelu. Ta je určená jako suma čtverců rozdílů jednotlivých 
hodnot křivek měřené a modelované. Navíc jsou zvlášť hodnoceny oblasti bolu a burstu 
a to pomocí vah. Vyšší hodnota váhy způsobí vyšší vliv chyby v oblasti, k níž náleží, a 
tím i větší přesnost při vyhledávání minima kriteriální funkce. 
Cílem slepé dekonvoluce je nalézt parametry, které odpovídají globálnímu minimu 
definované kriteriální funkce:  
 {𝐹𝑏 , 𝑝𝑎𝑟𝑎𝐴𝐼𝐹, 𝑝𝑎𝑟𝑎𝑇𝑅𝐹} = arg (min(𝑐𝑟𝑖𝑡))  (25) 
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Blokový diagram postupu je znazorněn na dalším obrázku:  
 
Obr 16: Blokové schéma postupu slepé dekonvoluce 
 
2.3.1 Úskalí 
Pokud uvažujeme ideální vyhledání globálního minima kriteriální funkce a 
v souvislosti s tím parametry jemu odpovídající, je dosaženo v rámci možností vybraného 
modelu nejlepší aproximace měřené koncentrační křivky křivkou modelovou. Nicméně 
zatímco křivky koncentrací si odpovídají, křivky skutečné, tkáňové AIF a modelované 
AIF neodpovídají, a jejich rozdíl spočívá v nestejné škále. S tím se rovněž pojí i nepřesné 
vyhodnocení parametru Fb protože ten vystupuje v (23) a svou nepřesností kompenzuje 
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nepřesnost ve škále modelované AIF, aby jejich součin poskytoval přesně 
aproximovanou křivku koncentrace. Nicméně protože není ani jedna z těchto veličin (Fb, 
AIF) není předem známa, není možno parametr Fb ani k němu se pojící Vb přesně 
kvantifikovat. Tato chyba se ovšem netýká parametru β, což je obrácená hodnota veličiny 
MTT, střední doby průtoku.  
Toto úskalí je možno vyřešit apriorním měřením AIF křivky v tepně vyživující oblast 
zájmu. 
Pakliže je měřená křivka AIF k dispozici, je možno chybné naškálování reversovat, 
a dostat tak přesnou hodnotu Fb. Toho bylo dosaženo takto:  
 








  (26) 
 
kde Fb je skutečná, požadovaná hodnota toku, AIFm je modelovaná AIF, AIFR je naměřená 
AIF, Fbmod je modelovaná hodnota, ?̅? značí průměrnou hodnotu všech prvků vektoru. 
 




3 IMPLEMENTACE ALGORITMU 
A DOSAŽENÉ VÝSLEDKY 
Byla provedena simulace slepé dekonvoluce za pomocí Optimization Toolboxu 
programového prostředí Matlab. Každý model modeloval křivku aproximace referenční 
závislosti koncentrace na čase. S využitím kriteriální funkce (24) byl výsledek ohodnocen 
a následněprovedena minimalizace kritéria pomocí úpravy parametrů jednotlivých křivek 
(AIF a TRF) pomocí funkce fmincon, a to konkrétně s využitím algoritmu interior-point, 
který je založen na sebe-omezující bariérové funkci.  
Funkce fmincon je volána následujícím způsbem: 
fmincon(f, x0 ,[],[],[],[],limity_d,limity_h,[],options) 
kde f je kriteriální funkce, x0 je bod počátku vyhledávání, limity_h a limity_d jsou 
hraniční hodnoty parametrického prostoru, options je struktura obsahující nastavení 
tohoto algoritmu.  
 
Modelování probíhalo takto:  
Jeden běh programu obsahoval postupné vyhodnocování jednotlivých modelů. 
Každý model spouštěl algoritmus s několika iteracemi, v každé iteraci došlo 
k náhodnému výběru počátečního bodu a následnému zavolání funkce fmincon, která 
sama běžela v omezeném počtu volání kriteriální funkce.  
Charakter algoritmu fmincon má za následek, že se jeho robustnost markantně 
zvyšuje s množstvím iterací. Na druhou stranu malé množství iterací vede obvykle 
k uvíznutí v lokálním minimu. Testovány byly i funkce lsqnonlin a fminunc, ovšem ty, 
ačkoliv pracují mnohem rychleji, nebyly schopny podat výsledky srovnatelné s funkcí 
fmincon. Postup byl proveden pro každý ze 7 modelů ve 100 iteracích, přičemž v první 
byly funkcím předloženy heuristicky získané parametry. V ostatních byly počáteční body 
optimalizací voleny náhodně v rámci heuristicky zvolených hranic. Tyto hranice byly 
rovněž využity pro omezení optimalizační úlohy. Volba hranic probíhala na základě jejich 
matematického charakteru ve funkcích. Např. posuv byl ohraničen 0 a 50; lineární 
parametry 0,1 a 30; exponenty 0,001 a 6. Funkce fmincon měla nastavenu maximální 





Tabulka 3: Hodnoty zpětně odhadovaných parametrů pro jednotlivé modely: 










Název funkce 0,200 1,000 
Exponenciální 0,581 2,626 
Lineární a exponenciální 0,790 3,547 
Lin. + dvě exponenciální 0,175 0,938 
Lin. + dvě exp. + gama 0,167 0,894 
Lognormální 0,404 2 
Lin. + dvě exp. + půlkruh 0,219 1,107 
Tři gama 0,225 1,119 
 
Na následujících obrázcích jsou zobrazeny grafy nejlepších dosažené výsledků všech 
jednotlivých modelů, tedy postupně exponenciály (Obr. 17), exponenciály a lineární 
funkce (Obr. 18), lineární a dvou exponenciálních (Obr. 19), modelu lineární a součtu 
dvou exponenciál a gama funkce (Obr. 20), lognormálního rozdělení (Obr. 21), modelu 
lineární a součtu dvou exponenciál a půlkruhové funkce (Obr. 22), a nakonec modelu tří 





Obr 17: Model exponenciály 
 
 





Obr 19: Dvě exponenciály a lineární funkce 
 
 





Obr 21: Lognormální rozdělení 
 
 





Obr 23: Tři gama funkce 
Diskuze 
Z grafického porovnání lze vyvodit závěr, že skutečně nejvhodnější model je model 
tří gama funkcí, neboť dokázal provést aproximaci téměř dokonale. Zároveň byl ovšem 
zdaleka nejnáročnějším na výpočet. Z hlediska aproximace křivek si až na první dva 
počínaly ostatní modely bez problémů.  
Při hodnocení odhadovaných parametrů, je patrné, že modely jednoduché 
exponenciály a lineární s exponenciální funkcí dosahovaly značných chyb. Tyto chyby 
nebyly řadové, nicméně obzvláště v případě parametru Fb jsou chyby značné. Ostatní 
modely poskytovaly dobré odhady hodnot; výjimkou byl model 2 lognormálních funkcí, 





Obr 24: Relativní chyba 
 
3.1.1 Výpočetní náročnost 
Dále bylo provedeno měření výpočetní náročnosti jednotlivých modelových funkcí. 
Ve všech případech byly zajištěny stejné podmínky výpočtu i stejný dostupný pracovní 
výkon.  
Následující tabulka shrnuje základní parametry počítače, na kterém bylo prováděno 
testování: 
Tabulka 4: Tabulka parametrů použitéhotestovacího systému 
CPU Intel Core i5-4570 3.20 GHz 
RAM 8 GB 
Systém Windows 10 Home, 64-bit 
Verze prostředí Matlab R2015b 
 
Následující graf zachycuje časovou náročnost běhu aproximací jednotlivých modelů. 
Časy platí pro 100 iterací spuštění algoritmu fmincon, přičemž ten měl parametr 
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Měření náročnosti bylo prováděno opakovaně, přičemž z konečné hodnoty byl vždy 
zvolen medián, a to z důvodu eliminace náhodných, neočekávaných špiček ve vytíženosti 
procesoru. Hodí se podotknout, že výpočetní náročnost modelu nekoreluje vždy s počtem 
parametrů, příkladem je model lineární, dvě exponenciální a gama, který má 9 parametrů, 
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3.1.2 Testování metod na zašuměných datech 
V další fázi byla použitelnost a robustnost modelů otestována tak, že byla vstupní 
koncentrační křivka postižena Gaussovským šumem postupně o třech různých poměrech 
signál/šum (SNR). Takto zašuměná křivka byla podrobena stejnému testování jako 
v předchozím bloku. Řešeno bylo 10 realizací každé ze tří hladin šumu. Program tedy 
běžel 3x pro každou hladinu šumu, z nichž každá byla realizována 10x, v každé z oněch 
realizací běželo postupně všech 7 modelů, každý model byl optimalizován ve 100 
iteracích a v každé iteraci byla kriteriální funkce volána nejvýše 3000x. Celkem tedy 
proběhlo až 63 mil. volání kriteriální funkce.  
 
Následující tabulka shrnuje průměrné výsledky:  











Referenční hodnoty: 0,2 1,0 
SNR [dB] 10 20 30 10 20 30 
Exponenciální 0,59 0,64 0,62 2,71 2,95 2,80 
Lineární a exponenciální 0,96 0,75 0,78 4,26 3,48 3,52 
Lin. + dvě exponenciální 0,17 0,17 0,17 0,94 0,95 0,92 
Lin. + dvě exp. + gama 0,16 0,13 0,12 0,84 0,75 0,69 
Lognormální 0,39 0,16 0,40 1,94 0,85 1,99 
Lin. + dvě exp. + 
půlkruh 
0,16 0,19 0,22 0,86 1,00 1,11 
Tři gama 0,25 0,21 0,22 1,28 1,09 1,10 
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Následující grafy zobrazují relativní chyby odhadů parametrů všechn modelů 
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Grafy na obr. 28, 29, 30, 31 ukazují výslednou aproximaci zašuměných dat 
 
Obr 28: Ukázka šumu o hladině 30 dB. Křivka je zde také aproximována modelem Lin.+dvě 
exp.+gama. Nefiltrováno 
 
Obr 29: Ukázka nevyfiltrované křivky koncentrace zašuměné hladině 20 dB poměru signál/šum. 




Obr 30: Křivka s šumem o hladině 10 dB. Použitý model je 3 gama  
 
Obr 31: Křivka s šumem 10 dB. Použitý model je Lin.+dvě exp.+gama. Lze pozorovat chybnou 




Modely se u zašuměných dat chovaly podobně jako u nezašuměných, pouze 
s celkově nižší přesností. Nízkých chyb dosahovaly podle očekávání modely Lin.+dvě 
exp.+kruh a 3 gama, nejhorších výsledků první dva. Rovněž model lognormálního 




Byly naprogramovány dvě jednoduché metody filtrace šumu. Předpokládá se šum 
aditivního charakteru. K filtraci byl vytvořen průměrující filtr a mediánový filtr, oba 
s nastavitelným oknem. Okraje křivek o velikosti půl okna byly ošetřeny ostřižením, aby 
nedocházelo k okrajovým zkreslením v důsledku použití filtru. Vzhledem k časové délce 
křivky a hlavně používanými vzorkovacími frekvencemi se jedná o zanedbatelnou ztrátu.  
Průměrující filtr  
 
Obr 32: Šum 10 dB vyfiltrován průměrovacím filtrem o délce okna 11 vzorků. Následně 




Obr 33: Šum 30 dB vyfiltrován průměrovacím filtrem o délce okna 11 vzorků. Následně 
aproximováno modelem 3 gama 
Protože jsou křivky zkresleny šumem aditivním nebo jemu příbuzným, jsou tvořena 
daty neperiodického charakteru, mají nízkou vzorkovací frekvenci a krátkou délku, je 
průměrující filtr s plovoucím oknem dostačující a současně nepříliš náročný. Není tedy 















Mediánový filtr  
 
Obr 34: Šum 10 dB vyfiltrován mediánovým filtrem o délce okna 11 vzorků. Následně 
aproximováno modelem 3 gama 
 
Obr 35: Šum 60 dB vyfiltrován mediánovým filtrem o délce okna 11 vzorků. Následně 




Filtrace se ve zlepšení aproximace parametrů zašuměné křivky projevila až při velmi 
vysokých hodnotách šumu. Při nízkých hodnotách šumu byl její vliv zanedbatelný. Je to 
dáno tím, že sumační charakter kriteriální funkce má tendenci vliv náhodného šumu 
snižovat. Stejně tak chyba odhadu parametrů byla při nízkých hodnotách šumu podobná, 
popř. jen mírně horší než v případě odhadu nezašuměných dat. Odhad parametrů u dat 
zašuměných šum 10 dB byl naprosto chybný.  
3.1.4 Genetický algoritmus 
Pro minimalizaci kriteriální funkce byl též využit genetický algoritmus 
z Optimization toolboxu.  
Genetický algoritmus je metodika minimalizace kriteriální funkce s využitím 
některých principů evoluční teorie, kde nejlepší jedinci mají vyšší šance na přežití. 
Algoritmus běží postupně v generacích, kdy je určeno (náhodně nebo heuristicky, zde 
náhodně) několik jedinců do parametrického prostoru. Funkční hodnota kriteriální funkce 
je vždy vyhodnocována jen s parametry, které odpovídají umístění jedince v rámci 
parametrického prostoru. Tato funkční hodnota udává „kvalitu“ takového jedince; pakliže 
je hledáno minimum kriteriální funkce, je kvalitnější jedinec ten, jehož funkční hodnoty 
jsou menší. Pro vytvoření nové generace jsou vybráni vždy jen kvalitnější jedinci, a dále 
mezi jedinci probíhají různé interakce, jako např. křížení, kdy jsou hodnoty některých 
jejich parametrů zaměněny, nebo mutace, kdy jsou hodnoty některých parametrů 
změněny na náhodnou hodnotu. Tyto interakce napomáhají algoritmu opuštění lokálního 
minima s určitou pravděpodobností přiblížení se globálnímu minimu. [17] 
Pro genetický algoritmus je typické, že je schopen dobře řešit úlohy se složitými 
kriteriálními funkcemi s mnohačetnými lokálními minimy. Algoritmus byl podroben 
stejným úkolům, jako byl v předchozím případě algoritmus fmincon.  
Ukázalo se, že algoritmus podává spíše smíšené výkony, a to při takovém jeho 
nastavení, aby byla jeho výpočetní náročnost shodná s algoritmem fmincon.  
Z pozorovaných výsledků lze vyvodit závěry, že algoritmu se obecně lépe dařilo 
v podmínkách s méně parametry, tedy u jednodušších modelů. U modelů s více 
parametry se i přes nastavení 1000 generací s 600 jedinci končil algoritmus až příliš často 
v lokálním minimu; koncentrační křivky byly aproximovány se smíšenou úspěšností, 




Obr 36: Aproximace modelem Lin.+dvě exp. pomocí genetického algoritmu 
 
 




Obr 38: Neuspěšná aproximace modelem 3 gama 
 
 





3.2 Testování preklinických dat myší 
Model i GUI byly otestovány na preklinických, nádorových datech myší. Data 
pochází z BALB/c myši s implantovanými nádorovými buňkami CT26.WT v podkoží. 
Pro vyšetření byl použit systém Vevo 2100 s připojenou sondou MS250 a s užitím 
Nelineárního kontrastního módu. Vevo Micromarker byl použit jako kontrastní látka.  
Je třeba podotknout, že data myší se značně liší od modely očekávaných dat lidských.  
 
 
Obr 40: Typická křivka dat myší 
Nejzřejmější odlišností je neklesající charakter bolusové části. To je způsobeno 
malým objemem krevního řečiště myši – kontrastní látka se rychle rozprostře v celém 
objemu krve. Z tohoto faktu vychází u druhá skutečnost, a sice nízké hodnoty burstové 
části – burst zničí naprostou většinu k. l. v řečišti, reperfúze je rychlá ze stejného důvodu 
jako u bolusové části.  
S takto odlišnými daty měly modely vesměs problémy. Obecně si nejlépe počínaly 




Obr 41: Lin+dvě exp.+gama u klinických dat myší 
 
Obr 42: Model 2 lognormální 
Ačkoliv tyto obrázky nevykazují přílišnou shodu v aproximacích, hodnoty, které 
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modely poskytly, odpovídaly předpokládaným reálným hodnotám. Naproti tomu modely 
slabší i silnější nebyly schopny kvalitních aproximací.  
 
Obr 43: Model Lin.+exp 
 
Obr 44: Model 3 gama 
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3.3 Grafické uživatelské rozhraní 
Pro přehledné a pohodlné použití optimalizačního programu bylo vytvořeno grafické 
uživatelské rozhraní (GUI), které umožňuje jednoduché nastavení parametrů 
optimalizace a modelů, načítání vnějších křivek i modelování s využitím Parkerovy 
populační křivky. 
 
Obr 45: Náhled uživatelského rozhraní 
3.3.1 Toolbar – panel nástrojů 
GUI obsahuje panel nástrojů s prvky: 
 Otevřít soubor – načte soubor s naměřenou koncentrací 
 Implicitní Matlabovské nástroje přiblížit, oddálit, hodnota křivky 
 Reset GUI – vymaže všechna data 
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3.3.2 Křivky souboru/AIF 
 
Obr 46: Náhled tlačítek 
Pokud soubor obsahuje vícero křivek, nástroj na Obr. 46 označený červenou elipsou 
umožňuje jejich výběr. 
Pokud je k dispozici naměřená AIF křivka, tlačítko na Obr. 46 označené oranžovou 
elipsou otevírá její soubor. 
3.3.3 Modelová křivka 
Tlačítko „Načíst modelovou křivku“ vytvoří Parkerovu populační křivku a zpřístupní 
možnost zašumění s volitelnou hladinou šumu, a nastavitelné boxy s 
nastavitelnými parametry této křivky.  
3.3.4 Další nastavení 
GUI dále obsahuje možnost volby filtru – volbu mezi průměrovacím a mediánovým, 
výběr algoritmu optimalizace, s jejich vybranými, nejdůležitějšími parametry, určení vah 
úseků křivky pro kriteriální funkci, a především výběr modelu.  
Dominantu GUI tvoří osy, kde je vykreslován graf načtených i optimalizovaných 










Tato diplomová práce se zabývala modelováním perfúzních parametrů cévního 
systému v dynamickém, kontrastní látkou podpořeném ultrazvukové zobrazení. Cílem 
práce bylo vytvořit tkáňový model perfúzních veličin, na jehož základě byly simulovány 
perfúzní procesy. Model má za úkol aproximovat měřená data a pomocí slepé 
dekonvoluce odhadnout perfúzní veličiny.  
V úvodu byla provedena stručná rešerše témat ultrasonografie, kontrastních látek, a 
to konkrétně mikrobublin, dále pak krátká definice pojmů spjatých s perfúzní analýzou.  
V hlavní části práce byly vytvořeny experimentální i ověřené modely pro aproximaci 
AIF a TRF křivek s nastavitelnými parametry, určujícími jejich tvar a vlastnosti. Na 
základě těchto křivek byly modelovány vlastnosti krevní perfúze v cévách. Byla použita 
referenční křivka závislosti kontrastní látky na čase, veličina, která je přímo snímaná 
z ultrazvukových obrazů a jejíž parametry byly v tomto případě známy. Pomocí 
optimalizace podobnosti mezi aproximačními modely a zjišťovanou hodnotou byly 
modely testovány. Model dokáže relativně přesně odhadnout parametr MTT, tedy střední 
dobu průtoku. K odhadnutí parametrů toku a objemu krve je však zapotřebí další 
informace, kterou dodává křivka AIF měřené tkáně. Tuto křivku je tedy nutné získat 
a priori. To se dělá obvykle snímáním průtoku tepnou vyživující následnou oblast zájmu. 
Pokud je tato informace k dispozici, je možno vypočíst i hodnoty toku a objemu proteklé 
krve za daný čas. 
Princip testování spočíval v minimalizaci kriteriální funkce, jež měla charakter 
nejmenších čtverců, tedy metoda 1D korelace. Tato kriteriální funkce obvykle trpěla 
mnohačetnými lokálními minimy, mnohdy s prudkým okolním gradientem, což mělo za 
následek, obzvláště u méně robustních modelů, uvíznutí v nich; viz Tabulka 3: Hodnoty 
zpětně odhadovaných parametrů pro jednotlivé modely:, kde jsou patrné vícečetné, 
nesprávné hodnoty. Ukázalo se, že navzdory jejich odlišné matematické skladbě, se dá 
poměrně konzistentně tvrdit, že mimo vhodné funkce pro modely závisí věrnost 
aproximace také přímo úměrně na počtu parametrů modelu. Díky povaze algoritmu pro 
hledání minima kriteriální funkce se úspěšnosti zvyšovala úměrně se vzrůstajícím počtem 
iterací vyhledávání z náhodných bodů. Vysoké množství iterací sice zvyšuje schopnost 
modelů správně aproximovat hledané parametry, avšak za cenu zvýšení výpočetní 
náročnosti. V další části byly metody podrobeny zátěži. Referenční křivka byl zašuměna 
postupně různými hladinami šumu, a následně byla modely aproximována a její 
parametry odhadovány. Výsledky odhadů byly sepsány a byly vypočteny relativní chyby 
jednotlivých modelů, a to v závislosti na různých hladinách šumu. Dále byl 
naprogramován jednoduchý filtr k odstranění šumu z dat.  
Byla otestována možnost využití Genetických algoritmů k minimalizaci kriteriální 
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funkce a zhodnocena jejich úspěšnost. Obecně se dá říci, že GA dosahoval při stejných 
podmínkách a stejných časových požadavcích horších výsledků než algoritmus fmincon. 
Dále bylo vytvořenu grafické uživatelské prostředí k jednoduché obsluze programu.  
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